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IMAGEN DE DIFUSIÓN Y PERFUSIÓN 
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La resonancia magnética (RM) está reconocida como una de las herramientas más poderosas 
para el estudio del movimiento coherente e incoherente de las moléculas de agua en los 
tejidos (1,2). En la adquisición de imágenes de resonancia magnética (IRM) ambos 
fenómenos tienen una influencia notable en los tiempos de relajación y en la intensidad de las 
señales, y de hecho, se han desarrollado enormemente las metodologías de IRM que explotan 
el efecto de dichos movimientos en la imagen final obtenida. Las técnicas de RM que estudian 
estos procesos se denominan genéricamente imagen potenciada o sensible a la difusión (DWI, 
del inglés diffusion weighted imaging) (3) e imagen potenciada o sensible a la perfusión 
(PWI, del inglés perfusion weighted imaging) (4). Ambas han evolucionado 
espectacularmente en los últimos años llegando a tener en la actualidad un tremendo impacto 
tanto en la imagen clínica y preclínica, especialmente en el campo de la neuroimagen, como 
en la investigación básica. Ambos fenómenos se basan efectivamente en el movimiento de las 
moléculas de agua. Los procesos de difusión molecular incoherente en los tejidos tienen lugar 
en la escala de micrones y en la actualidad se pueden estudiar por imagen de resonancia de 
manera precisa y no invasiva prácticamente en tiempo real. La difusión es un proceso físico 
por el cual una molécula en un líquido (o gas) se transporta de una parte a otra de un sistema 
como resultado del movimiento browniano asociado a la energía térmica interna de la misma. 
Los procesos de perfusión, que se corresponden con un movimiento coherente de las 
moléculas, describen y cuantifican el flujo de sangre que alimenta un elemento de volumen en 
un órgano o tejido -este concepto debe distinguirse de la medida del flujo venoso o arterial, 
así como de las técnicas angiográficas. La perfusión también se puede analizar y medir por 
técnicas de IRM con una resolución temporal de décimas de segundo. 
Aunque a primera vista los fenómenos de difusión y perfusión parecen muy diferentes, hay 
que tener en cuenta que ambos conciernen al movimiento molecular y de hecho no sólo están 
relacionados, sino que de hecho pueden verse afectados el uno por el otro. La distribución de 
los capilares sanguíneos en ciertos tejidos, como el cerebro, dan a la perfusión algunas 
características particulares de los procesos de difusión. Durante el tiempo de medida, los 
espines de las moléculas de agua en los capilares se están moviendo en direcciones diferentes 
con velocidades distintas, de manera que se produce un movimiento incoherente intravoxel 
que se puede ver modulado por un coeficiente de difusión aparente (5-7). Más aún, la difusión 
molecular del agua en el compartimento extravascular, juega un importante papel en la 
imagen de perfusión (7). 
El desarrollo de la IRM potenciada en difusión y perfusión, recae en gran medida en la 
disponibilidad de técnicas rápidas y ultrarrápidas sensibles a T1, T2 y T2*, y esto va ligado a 
los grandes avances en hardware de los escáneres, fundamentalmente en la mejora de diseños 
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de los gradientes de campo magnético. Por otro lado, la capacidad de obtener información 
relevante y precisa de estos estudios de imagen, depende también del desarrollo de modelos 
matemáticos adecuados y algoritmos de ajuste de la señal de RM a dichos modelos.  
 
 
Imagen de resonancia magnética potenciada en difusión (8) 
Conceptos generales 
La intensidad de la señal en un pixel de una imagen de resonancia magnética depende 
fundamentalmente de la densidad de espines (N[H]) y de los tiempos de relajación 
longitudinal (T1) y transversal (T2 y T2*) del conjunto de protones dentro de cada elemento 
de volumen (voxel) que se corresponde con ese pixel concreto de la imagen. Otro mecanismo 
de contraste importante en las imágenes es el asociado a la pérdida de señal causada por el 
desfase de los espines como consecuencia de flujos o movimientos coherente e incoherentes. 
La difusión al azar, como consecuencia de la energía térmica inherente de las moléculas de 
agua (difusión browniana) en áreas de intensidad de campo magnético variante, conduce a 
desplazamientos al azar de fase de los espines. Esto resulta en conjunto, en una pérdida neta 
de señal. La velocidad de difusión observada y la dirección de la misma, son un reflejo de las 
barreras moleculares o impedimentos de cualquier naturaleza que el protón encuentra en su 
movimiento de traslación. El agua en los tejidos difunde entre 5 y 15 µm en 40 ms, 
aproximadamente a la mitad de velocidad que el agua pura. Como el diámetro de las células 
de la mayoría de los tejidos está dentro de esa escala espacial, la posibilidad de obtener 
imágenes de la traslación de los protones, ofrece nuevas vías de visualización de la dinámica 
intra- e intercelular. En este sentido, la distancia que recorre una molécula de agua (L) que se 
mueve en una dirección, se describe como (9):  
 
L2 = 2 Δt (ADC) [Ec. 1] 
 
donde el desplazamiento del protón se describe  por un coeficiente de difusión aparente 
(ADC, del inglés apparent diffusion coeficient) para un intervalo de tiempo de observación 
dado (Δt). El ADC en un tejido es lento si las moléculas de agua están impedidas o 
ralentizadas en su movimiento al azar por la presencia de membranas, paredes y/o 
macromoléculas. Por ejemplo, las vainas de mielina que recubren las fibras nerviosas, generan 
una dirección preferida para la difusión de las moléculas de agua a lo largo de la ruta de 
menor resistencia, preferiblemente a lo largo de las mismas y no a través de ellas. Esta 
característica provoca que los protones difundan más rápidamente por las rutas de menor 
resistencia causando que el ADC sea anisotrópico, esto es, que su valor dependa de la 
dirección en la que se mida. Más aún, la capacidad de medida del ADC depende del tiempo de 
observación ya que cuando este es demasiado pequeño, los protones no se han desplazado lo 
suficiente como para verse restringidos en su movimiento. Medias con Δt elevados, reflejan 
mejor los impedimentos a la difusión.  
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Metodología de imagen potenciada en difusión  
La autodifusión molecular perturba la señal de resonancia magnética acortando los valores de 
T2 medidos para líquidos puros como el agua. El hecho de que la difusión fuera observable 
como una disminución en la señal de eco de espín (SE, del inglés spin-echo), estimuló el 
desarrollo de numerosos métodos de RM para medir en base e a este efecto, los coeficientes 
de difusión en los líquidos. El más comúnmente usado es el descrito por Stejskal-Tanner (10) 
por el que se aplica un par de pulsos de gradiente cuadrados idénticos de magnitud G, 
duración δ y separación Δ, en una secuencia de SE siendo uno inverso respecto al otro. En 
estas condiciones, la intensidad del eco se puede describir como: 
 
S ≈ S0 exp [-γ2G2 δ2(Δ-δ/3)ADC] [Ec. 2] 
 
donde γ es la relación giromagnética del protón, y S0 la señal del eco en ausencia de la 
aplicación de gradientes de difusión. En estas secuencias, el tiempo de difusión tiene el valor 
Δ-δ/3. La señal lógicamente va a ser dependiente de los valores intrínsecos de T1 y T2 y de 
los tiempos de repetición (TR) y de eco (TE) seleccionados por el operador. Por convenio se 
denomina factor b a -γ2G2 δ2(Δ-δ/3) (11), quedando por tanto la ecuación como: 
 
S≈ S0 exp [- b ADC] [Ec. 3] 
 
La secuencia de ST-SE se puede representar según el diagrama mostrado en la figura 1. La 
mayor ventaja de la aproximación de pulsos de gradiente, es que los pulsos fuertes superan las 
inhomogeneidades locales de campo magnético que particularmente se encuentran en los 
tejidos in vivo. La secuencia de ST trabaja desfasando y subsecuentemente volviendo a poner 
en fase los espines. Los protones que se mueven durante o después de la aplicación del primer 
gradiente, sufrirán un cambio al azar en sus espines como consecuencia del movimiento de 
difusión de los mismos desde una zona de campo magnético a otra. La difusión por tanto 
provoca un re-enfase incompleto de los espines y una atenuación de la señal del eco. Si la 
difusión es lenta, se manifiesta como una retención de la intensidad de señal. La secuencia de 
ST tiene la ventaja de que el tiempo durante el cual la adquisición es sensible a la difusión (Δ-
δ/3) puede ser controlado con precisión. Considerando el tiempo de observación y el ADC 
calculado, se puede medir la longitud del recorrido a partir de la ecuación 1, lo que permite 
evaluar la restricción a la difusión (12). También se puede elegir la dirección de aplicación del 
gradiente sensible a la difusión, lo que permitirá la valoración de la anisotropía por 
determinación del coeficiente de difusión en distintas direcciones -esto daría origen con 
posterioridad al tensor de difusión. 
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Figura 1. Diagrama de tiempos representativo de una secuencia de Stejskal-Tanner -eco de 
espín- potenciada en difusión. Cambiando los parámetros de los pulsos de gradiente (δ, Δ, G) se 
controla la sensibilidad a la difusión 
 
Para medir el coeficiente de difusión con esta técnica, el método más directo cosiste en llevar 
a cabo una serie de experimentos con valores fijos de δ, Δ y TE, y variando la fuerza de los 
gradientes, lo que modificará el valor de b. Por representación del logaritmo de la intensidad 
de señal del voxel observada para cada b frente a dichos valores de b, se obtiene el valor del 
ADC como la pendiente del ajuste de los datos a una línea recta según la ecuación 4. 
 
log [S(b)] = k - bADC [Ec. 4] 
 
La figura 2 muestra esquemáticamente una representación gráfica de los pasos a seguir para 
obtener los valores de ADC en cada voxel de tejido -que se corresponde con un pixel de la 
imagen- y de esta manera construir la correspondiente imagen paramétrica (mapa de ADC). 
El procedimiento consiste, de manera simplificada, en obtener imágenes DW consecutivas 
con una potenciación en difusión cada vez mayor (aumento de b) obteniendo siempre una 
imagen basal (b = 0). El mapa de ADC está compuesto de las pendientes obtenidas en el 
ajuste de todos los píxeles de la imagen. En cuanto al número de valores de b a utilizar, como 
en cualquier algoritmo de regresión lineal, cuantos más se usen, más preciso será el dato 
encontrado, lo que lógicamente prolonga el tiempo de adquisición. Hay que encontrar, por 
tanto, una situación de compromiso que satisfaga el requisito de precisión y que el estudio sea 
lo más corto posible para minimizar errores asociados al tiempo que el individuo pasa en el 
equipo -movimientos involuntarios, fluctuaciones de señal, interferencias... Las diferencias 
entre valores de difusión rápidos y lentos, y por tanto entre tejidos normales y anormales, se 
aprecian mejor a los valores de b más elevados, aún a costa de perder relación señal a ruido. 
En este sentido, las aplicaciones pre-clínicas y clínicas de la imagen potenciada en difusión, 
han evolucionado de manera paralela al desarrollo de mejores y más potentes gradientes en 
los equipos de IRM.  
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Figura 2. Esquema representativo de los pasos a seguir en la adquisición de imágenes potenciadas en 
difusión con el fin de obtener un mapa de ADC. Se lleva a cabo pixel a pixel el ajuste a una recta de la 
intensidad de la señal frente a los valores de b. Un voxel supuestamente localizado en el líquido 
cefalorraquídeo (LCR) -donde los protones pueden difundir rápidamente sin la presencia de barreras- 
daría lugar a una recta de pendiente mayor que otro localizado en una región de materia gris -en la que 
los protones encontrarían restricciones a su movimiento 
 
Prácticamente desde los comienzos de utilización de esta técnica en clínica, surgió un enorme 
interés en que la misma evolucionara de manera que permitiera separar los efectos en la señal 
de IRM de la perfusión de los protones, de aquellos exclusivamente debidos a la difusión. En 
este sentido, Le Bihan (6)  propuso la teoría del movimiento incoherente intravoxel (IVIM, 
del inglés intravoxel inchoerent motion). Este modelo establece que el movimiento coherente 
más rápido de las moléculas de agua -con velocidades de 1 a 2 mm/s- resultante de los 
fenómenos de perfusión, produce una mayor atenuación en la señal del eco en imágenes de 
DWI a valores bajos de b, que los movimientos incoherentes más lentos resultantes de los 
fenómenos de difusión –con velocidades de 5 a 50 µm/s. 
 
Tensor de difusión (13) 
 Un tejido es una estructura heterogénea consistente en células, capilares, espacio 
extracelular, compartimentos con diferente viscosidad, etc... Debido a esta heterogeneidad, es 
casi imposible describir el movimiento local de las moléculas de agua en términos de un 
coeficiente de difusión característico de un líquido homogéneo y por tanto, con un 
comportamiento isotrópico (figura 3). En tejidos tales como la materia gris del cerebro, donde 
el coeficiente de difusión aparente medido es prácticamente independiente de la orientación 
en que se lleva a cabo la medida -esto es, isotrópico- normalmente es suficiente caracterizar la 
difusión con un único valor escalar de ADC. Sin embargo, en un medio anisotrópico como la 
materia blanca en el cerebro donde las moléculas difunden más rápidamente a lo largo de las 
fibras nerviosas, la difusividad medida es altamente dependiente de la orientación en que se 
realice dicha medida (14,15) y un único valor de ADC en una sola dirección no puede 
caracterizar la movilidad del agua en ese tejido (figura 3). La difusión anisotrópica está por 
tanto físicamente ligada a la anisotropía del medio y está determinada por la estructura del 
tejido.  
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Difusión isotrópica Difusión anisotrópica 
 
Figura 3. Ejemplos de difusión en diferentes tejidos. El panel izquierdo muestra un 
comportamiento isotrópico del agua en el líquido cefalorraquídeo en el que el desplazamiento 
neto de las moléculas de agua está descrito por una circunferencia. El panel derecho presenta 
una región con comportamiento anisotrópico -por ejemplo, materia blanca con abundancia de 
fibras nerviosas- en el que el movimiento de las moléculas describe una elipse.  
 
Para describir este movimiento tridimensional dependiente de la dirección se utiliza un 
modelo matemático más complejo denominado tensor. Con IRM se puede medir el tensor de 
difusión efectivo del agua denominándose imagen de tensor de difusión (DTI) al análisis y 
representación de la información contenida en cada voxel del tejido por medio de esta técnica. 
El tensor de difusión efectivo, D, se calcula a partir de una serie de imágenes potenciadas en 
difusión empleando la relación entre la atenuación de la señal del eco medido en cada voxel y 
los gradientes de campo magnético aplicados (16). La reconstrucción geométrica del tensor -
el elipsoide de difusión- mostrará la principales propiedades anisotrópicas del tejido. Al igual 
que en DWI se aplicaba un factor escalar b para cada imagen, en DTI se aplica una matriz-b 
simétrica para cada imagen potenciada en difusión. Mientras que el valor b representaba el 
efecto de atenuación en la señal de RM provocado por todos los gradientes de difusión 
aplicados en una dirección, la matriz-b recoge el efecto de atenuación de los gradientes de 
difusión aplicados en las diferentes direcciones del espacio. En este caso, midiendo la señal 
del eco en cada punto, se podrá resolver el tensor de difusión de acuerdo con la siguiente 
expresión matemática: 
 
log (S/S0) = - (Σi Σj) bij Dij = - Tr (bD) [Ec. 4] 
 
Donde bij es la matriz-b, Dij se corresponde con el tensor de difusión y Tr es la traza. 
Metodológicamente, la imagen DTI se obtiene aplicando gradientes sensibles a la difusión en 
al menos 6 direcciones no coplanares y no colineales y estableciendo la relación entre los 
datos adquiridos y los gradientes aplicados en la secuencia de pulsos. Lo que se obtiene es la 
variación direccional en la tendencia a la difusión de las moléculas de agua dentro del voxel 
analizado. Esta descripción de la difusión a lo largo de cada dirección y la interacción entre 
las diferentes direcciones, proporciona importante información sobre la conectividad del 
tejido.  
A partir de los datos de DTI se pueden calcular diferentes índices de difusión y obtener los 
correspondientes mapas paramétricos de los mismos. Los principales índices antrópicos de 
interés que se pueden obtener son: difusividad media (MD, mean diffusivity) que se asume 
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como el coeficiente de difusión aparente, fracción anisotrópica (FA, fractional anisotropy) 
que está relacionado con el nivel de organización del tejido y es la medida de la anisotropía 
tisular más comúnmente empleada, traza (Tr, trace) que es la suma de los elementos de la 
diagonal del tensor (D); difusividad axial (Dax) y difusividad radial (Drad) que se corresponden 
con los coeficientes de difusión correspondientes en las direcciones del eje mayor y menor del 
elipsoide respectivamente. En la figura 4 se muestran ejemplos de imágenes paramétricas de 
algunos de los índices de difusión comentados. 
 
MD FA ADC Dax Drad  
Figura 4. Imágenes paramétricas obtenidas con métodos de imagen de resonancia magnética potenciada en 
difusión llevados a cabo en un cerebro de rata. De izquierda a derecha: ADC, a partir de un estudio DWI; MD, 
FA, Dax y Drad a partir de una adquisición DTI 
 
Al revelar la imagen de tensor de difusión características de las estructuras anisotrópicas del 
cerebro, tales como las fibras nerviosas, otro importante desarrollo al que ha dado lugar ha 
sido la tractografía (13,17,18). Esta metodología permite el seguimiento de las trayectorias de 
las fibras nerviosas dentro del cerebro (figura 5) y de otros tejidos fibrilares.  
 
Figura 5. Imágenes de tractos cerebrales en cerebro humano obtenidos a partir de estudios DTI y 
empleando algoritmos de reconstrucción basados en conectividad neural 
En la actualidad, el desarrollo de técnicas y algoritmos que permitan una correcta 
reconstrucción tridimensional de los tractos nerviosos, constituye una de las áreas más 
demandantes de investigación y desarrollo en torno a la imagen de difusión.  
 
Aplicaciones de la imagen potenciada en difusión (19) 
El uso práctico de la imagen potenciada en difusión se puso claramente de manifiesto cuando 
se notó que la difusión aparente del agua era significantemente menor en regiones de 
isquemia comparadas con áreas normales del cerebro, con un descenso del valor del ADC del 
30 al 60% tras el inicio del infarto cerebral. Estas diferencias regionales en los valores de 
difusión -que se muestran como una señal más hiperintensa en la imagen DWI e hipointensa 
en el mapa de ADC- se correlacionan en esta patología con un déficit total, o casi total, de la 
perfusión. Se ha confirmado con estudios histológicos, que estos descensos del coeficiente de 
difusión están altamente correlacionados con las áreas infartadas. La ralentización de la 
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difusión molecular en la isquemia se piensa que refleja un desplazamiento de los protones del 
agua extracelulares con un movimiento de transición relativamente rápido, a un entorno 
intracelular más impedido. La técnica también puede distinguir entre áreas de infartación 
crónica -que muestran una difusión aumentada- de áreas de infartación aguda -con una 
difusión disminuida. 
Desde esas primeras aplicaciones de la DWI, el uso de la técnica ha evolucionado de manera 
espectacular especialmente, aunque no solo, en el ámbito de la neurorradiología. En la 
actualidad la imagen de difusión se emplea, tanto en el entorno clínico como en investigación, 
en el diagnóstico, pronóstico, caracterización, seguimiento y validación de terapias de 
numerosas patologías en humanos y modelos animales. Se pueden destacar, a parte de la 
isquemia:  
- Lesiones inflamatorias desmielinizantes, como la esclerosis múltiple, esclerosis lateral 
amiotrófica... 
- Neoplasmas como gliomas, masas extraaxiales, linfomas del sistema nervioso central, 
metástasis intracraneales... 
- Infecciones cerebrales como abscesos, encefalitis vírica, meningitis, enfermedad de 
Creutzfeldt-Jacob... 
- Lesiones cerebrales traumáticas 
- Trastornos mentales 
- Patologías y lesiones hepáticas y cardiacas 
- Lesiones provocadas por agentes tóxicos  
No obstante, hay que tener muy presente que la imagen de difusión, especialmente la DTI, es 
una técnica altamente afectada por la presencia de potenciales artefactos como son la 
posibilidad de movimientos involuntarios en el sujeto de estudio; las corrientes de Eddy 
provocadas por el rápido cambio de campo magnético durante la adquisición -
desafortunadamente la imagen eco-planar empleada es muy susceptible a estas corrientes 
inducidas- originando entre otros problemas, distorsiones geométricas en la imagen; efectos 
de susceptibilidad magnética que degradan y distorsionan la imagen; ruido estático y 
sistemático; imperfecciones de hardware, etc... La mejora paulatina de todos estos 
inconvenientes, continúa siendo una fundamental demanda en el campo de la IRM e irá 
permitiendo el abordaje más preciso de cada vez más retos en el entorno clínico y en la 
investigación básica y aplicada. Igualmente poseen un enorme potencial las posibilidades que 
abre el desarrollo de modelos matemáticos cada vez más preciso para la interpretación de la 
señal de la imagen de difusión, que tengan en cuenta todas las contribuciones de los diferentes 
contenidos de agua en los tejidos y de sus respectivos coeficientes de difusión. Los desafíos 
asociados a la evolución de estos métodos incluyen los tiempos relativamente largos que se 
emplean en adquirir cientos de imágenes potenciadas en difusión y la reducida relación señal 
a ruido que se obtiene a altos pesajes en difusión (valores de b o matriz-b muy elevados). En 
este sentido, se han llevado a cabo grandes mejoras en los últimos 15 años y se espera que en 
la próxima década se realicen nuevos e importantes desarrollos tanto de hardware como de 
software, que mejoren aún más las medidas de difusión con imagen de resonancia magnética. 
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Imagen de resonancia magnética potenciada en perfusión (20) 
Conceptos generales 
Mientras que, como se ha comentado anteriormente, los mecanismos de difusión en los 
tejidos se corresponden con un movimiento aparentemente al azar de los protones del agua en 
una escala de 5-15 µm por 40 ms, los mecanismos de perfusión se corresponden con 
movimientos apreciablemente más rápidos -aproximadamente dos órdenes de magnitud o 
más. La IRM potenciada en perfusión estudia y cuantifica estos movimientos y posibilita con 
ello obtener información de la microcirculación capilar de los tejidos. Las técnicas de imagen 
con ponderación en perfusión se pueden categorizar en dos amplias clases: 
1. Las que monitorizan los cambios en la señal procedente del tejido usando un agente de 
contraste (AC) exógeno que se administra por inyección intravenosa 
2. Las que monitorizan los cambios en la señal del tejido utilizando un medio de 
contraste endógeno, que se basan por tanto en un mecanismo de contraste de RM 
inherente del tejido  
Los agentes exógenos incluyen los ferromagnéticos o superparamagnéticos, que acortan los 
valores de T2 y T2* de las moléculas de agua que les rodean, los paramagnéticos que acortan 
los valores de T1, y los verdaderos agentes de contraste que acortan el T2 (como el 17O en 
H2O17). Relativamente a la utilización de un medio de contraste endógeno, existen dos 
métodos muy prometedores. El primero se basa las alteraciones que el nivel de oxigenación 
de la sangre, o contraste BOLD (del inglés, blood oxigen level dependent), provoca en los 
tejidos y que se detectan en imágenes potenciadas en T2*. El segundo, emplea pulsos de 
radiofrecuencia para marcar los espines de los protones del agua saturando la señal de RM de 
las moléculas de agua intravasculares en su movimiento de entrada arterial hacia el tejido. 
Esta técnica se denomina ASL (del inglés, arterial spin labeling) y provoca una alteración del 
contraste T1 inherente de los tejidos. 
 
Perfusión cerebral: Parámetros medibles (21) 
Los principios de la determinación del flujo fisiológico se conocen desde hace más de un 
siglo, y la mayoría de las técnicas de resonancia magnética utilizadas para medir la perfusión 
se basan en esos principios (22). Con IRM se pueden obtener mapas de diferentes parámetros 
hemodinámicos, como son: el volumen sanguíneo cerebral (CBV, del inglés cerebral blood 
volume), el flujo sanguíneo cerebral (CBF, del inglés cerebral blood flow) y el tiempo de 
tránsito medio (MTT, del inglés mean transit time). 
Se define el CBV regional (rCBV) como el volumen de sangre en un voxel del cerebro 
dividido por la masa de dicho voxel. Generalmente, este término implica sólo 
microvascularizacion -arteriolas, capilares y vénulas- y tiene unidades de mL/100g (o µL/g). 
El CBV frecuentemente se define como una fracción de volumen y en tal caso se puede 
expresar como porcentaje. El CBF regional (rCBF) se define como el flujo de sangre neto a 
través de un voxel de tejido dividido por el volumen del voxel, y la unidad más  comúnmente 
empleada para cuantificarlo es mL/100g/s (o µL/g/s). Por último el MTT regional (rMTT) 
describe la cantidad de tiempo promedio que tarda cualquier molécula de agua o partícula de 
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agente de contraste, en pasar a través de la cama capilar de un voxel de tejido. Se define según 
la expresión:  
 
rMTT = rCBV/rCBF [Ec. 5] 
 
y se expresa en segundos. Mientras que la medida del CBF y MTT necesariamente recaen en 
la sensibilidad de las técnicas al movimiento, el CBV se puede determinar con otros métodos. 
El último objetivo de los estudios de perfusión por IRM es la valoración de la perfusión 
regional a partir de los cambios en intensidad de señal de las imágenes.  
 
Imagen de perfusión por “bolus tracking” (23) 
El empleo de medios de contraste exógenos puede proporcionar una información única de los 
cambios en la perfusión tisular y mejorar por tanto, la delineación de regiones deficientes o 
ricas en perfusión en estados de enfermedad. Los agentes que contienen gadolinio (Gd), 
disprosio (Dy) o hierro (Fe) pueden causar un incremento regional en la señal debido a los 
efectos de acortamiento del T1 de los protones del agua cercanos a los espacios vasculares en 
imágenes T1W. Estos medios de contraste también pueden provocar pérdidas de señal por un 
acortamiento del T2* debido a la susceptibilidad magnética inducida en la microvasculatura 
por el agente. Mapear la perfusión conlleva poder visualizar los cambios de la señal durante el 
tránsito vascular de un bolo de agente de contraste inyectado rápidamente, por medio del uso 
de imágenes de MR sensibles a T2* y adquiridas con una técnica ultrarrápida. En este caso, el 
término perfusión se refiere al paso del bolo de contraste desde el suministro arterial al 
drenaje venoso a través de los capilares. Este método se conoce como imagen de resonancia 
magnética hemodinámicamente pesada y forma parte de las técnicas con contraste de 
susceptibilidad magnética dinámica (DSC, del inglés dynamic susceptibility contrast). 
La dinámica del tránsito de un agente de contraste a través de la vascularización cerebral, 
provoca un acortamiento de los valores de T2* de los protones de las moléculas de agua 
cercanas a las paredes vasculares. Este fenómeno se puede usar para valorar indirectamente 
los patrones de perfusión entre los tejidos, en los que la pérdida de señal que provoca el bolo 
de contraste a su paso por la microvasculatura depende de la concentración del mismo en cada 
momento. La metodología desarrollada para llevar a cabo este tipo de estudios, se denomina 
“bolus tracking” y permite el cálculo de los parámetros hemodinámicos anteriormente 
mencionados. 
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Figura 6. Esquema representativo de los pasos a seguir en un estudio de perfusión basado en bolus 
tracking. La representación de la intensidad de señal frente al tiempo, muestra la pérdida de señal 
conforme el bolo de AC atraviesa la microvasculatura cerebral. Teniendo en cuenta la relación entre la 
rlajación asociada a T2* (R2*) y la concentración de contraste en cada instante (Ct), la gráfica se 
puede transformar en una curva de variación de concentración frente al tiempo. El ajuste a una 
función gamma, permite el cálculo de los parámetros hemodinámicos 
 
Esta técnica evalúa la perfusión basándose en los cambios de susceptibilidad magnética 
generados en la microvasculatura por el primer paso de un bolo de agente de contraste -
comúnmente un quelato de Gd, en el que la extravasación del mismo es cero si la barrera 
hematoencefálica está intacta. La compartimentalización del contraste en el espacio vascular, 
genera fuertes gradientes microscópicos de susceptibilidad magnética que causan un desfase 
de los espines de las moléculas de agua conforme estas difunden a través de ellos. De esta 
manera, la señal obtenida empleando secuencias sin reenfoque completo de las 
inhomogeneidades de campo magnético -como lo son las de eco de gradiente (GE)-sufrirán de 
una pérdida general de señal de manera paralela a la dinámica del agente de contraste. En 
términos de relajatividad -velocidad de relajación- el acortamiento provocado por el AC en 
los valores de T1 afecta solo a los protones en contacto con la nube de electrones 
desapareados del agente, siendo este un efecto de corto alcance. Sin embargo, el acortamiento 
de T2* provocados por los cambios de  susceptibilidad magnética se extiende más allá de la 
inmediata proximidad al medio de contraste, considerándose un efecto de largo alcance. La 
figura 6 muestra un ejemplo representativo de todo este proceso. 
El análisis del tránsito del bolo de contraste permite la obtención de mapas funcionales 
relativos a la hemodinámica dentro del tejido que, comúnmente, se realizan en términos del 
cambio en la relajación transversal efectiva asociada al AC (ΔR2*). Lo que se hace es 
determinar el comportamiento de la señal para cada voxel de la región analizada. Este 
comportamiento se puede modelar en una curva de cuyo análisis se pueden obtener los 
parámetros que están relacionados con la hemodinámica del sistema -como el rCBV, que se 
corresponde con el área bajo la curva. El cálculo de los mismos a partir de las curvas 
temporales de concentración se basa en métodos de dilución del indicador para marcadores no 
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difusibles (24). Con estos parámetros calculados para todos los píxeles de la imagen, se 
pueden generar los correspondientes mapas paramétricos en cada caso (figura 7). 
 
CBF map CBV map MTT map 
 
Figura 7. Imágenes paramétricas de CBF, CBV y MTT obtenidas en un cerebro de rata 
sana a partir de un estudio de imagen potenciada en perfusión empleando la técnica de 
bolus tracking 
 
No obstante, para llevar a cabo la cuantificación absoluta de CBF y MTT, se necesitan 
conocer los datos temporales de flujo arterial y para ello, es preciso obtener la función de 
suministro de sangre arterial midiendo los cambios en la señal alrededor o dentro de un gran 
vaso. En la práctica, la PWI basada en el seguimiento de un bolo de contraste, requiere de 
secuencias de muy alta velocidad -imagen eco-planar (EPI)- capaces de obtener imágenes en 
milisegundos -para conseguir una buena resolución temporal- y a su vez tenga adecuada una 
resolución espacial -del orden de 8-12 secciones en 1-2 segundos.  
 
Imagen de perfusión por “arterial spin labeling” (25,26) 
La IRM de perfusión que emplea técnicas de ASL, añade una nueva y excitante dimensión 
funcional para la evaluación no invasiva del cerebro con imagen de resonancia magnética. 
Estas metodologías presentan unas fortalezas sustanciales respecto a otros abordajes. Arterial 
spin labeling no requiere de la administración de ningún tipo de agente de contraste con lo 
que se puede adicionar a cualquier otra técnica de IRM en un mismo estudio proporcionando 
de manera intrínseca un co-registro de información anatómica y funcional. Se puede además 
repetir tan a menudo como se considere necesario con una resolución temporal del orden de 
pocos segundos. Las imágenes ASL se pueden adquirir con una buena relación señal a ruido, 
con una mejor resolución espacial que cualquier otra técnica de medicina nuclear y con la 
posibilidad de llevar a cabo una cuantificación absoluta. Los parámetros de tiempo de las 
secuencias se pueden usar para limitar la contribución vascular a la señal ASL, evitando asó la 
aparición de los fuertes artefactos vasculares que afectan a las técnicas que emplean un AC 
exógeno. Las imágenes se pueden adquirir con secuencias robustas eco de espín rápidas con 
lo que no sufren de pérdidas de señal por efectos de susceptibilidad como las eco de gradiente. 
Lo que se utiliza como trazador para estudiar la perfusión con ASL son las propias moléculas 
de agua de la sangre en el sistema vascular, que pueden difundir libremente por todo el tejido. 
La mayor debilidad de la técnica, es la es la rápida caída de T1 del trazador, esto hace que sea 
un método particularmente exigente para el estudio de flujos ralentizados en enfermedades 
cerebrovasculares. Además, no se puede llevar a cabo un estudio con esta metodología 
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después de la inyección de un medio de contraste ya que el acortamiento que el mismo 
provoca en los valores de T1 descarta la posibilidad de hacer un estudio de esta naturaleza. 
La adquisición de imágenes de perfusión por ASL emplea una inversión espacialmente 
selectiva de la sangre arterial de entrada al cerebro (27). La señal de IRM de las moléculas de 
agua de la sangre cuya magnetización se ha invertido, se vuelve negativa relativamente a la 
sangre con magnetización neta no invertida. Pasado un tiempo determinado, cuando la sangre 
así marcada alcanza el tejido de interés, esta atenúa la señal procedente de esa región. 
Substrayendo la imagen marcada de una imagen control, se obtiene una medida de la cantidad 
de sangre marcada que ha llegado por flujo al tejido. Esta cantidad está directamente 
relacionada con la perfusión tisular. La diferencia de intensidad entre la imagen marcada y la 
control es muy pequeña y la sensibilidad al movimiento es elevada, por lo que frecuentemente 
se utilizan secuencias de reducida resolución espacial e insensibles al movimiento para este 
tipo de adquisiciones. Por otro lado, la cuantificación del flujo sanguíneo en unidades 
fisiológicas, es relativamente directo con estas técnicas (28). La mayor duda reside en estar 
seguro de haber dejado pasar el tiempo suficiente para que la sangre marcada llegue al tejido a 
estudiar, o al menos, a los vasos arteriales más pequeños que el tamaño de un voxel. 
La figura 8 recoge esquemáticamente, el proceso a llevar a cabo y los pasos implicados en el 















Figura 8. Esquema representativo de un estudio de perfusión empleando la técnica de ASL. Una inversión 
selectiva de la sangre arterial antes de su llegada al cerebro, conlleva un marcaje de los espines de los 
protones que afectará al T1 del tejido a estudiar. La imagen se adquiere  
 
En sujetos con enfermedades cerebrovasculares, u otras patologías, que provoquen una severa 
disminución del flujo sanguíneo cerebral, el tiempo elevado que tarda la sangre marcada en 
alcanzar el tejido de interés, puede limitar la utilización de esta técnica. También hay que 
tener en cuenta que para llevar a cabo la cuantificación del CBF es necesario conocer los 
valores de T1 de la sangre y el tejido ya que el efecto provocado en la señal de la imagen por 
la llegada de sangre marcada va a depender de ambos parámetros, del tiempo de repetición 
empleado en la secuencia, del coeficiente de partición sangre-cerebro y del flujo cerebral. 
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Imagen de perfusión por dinámica del realce de contraste  
Una vez que un tumor alcanza un volumen de aproximadamente 1 mm de diámetro, los 
mecanismos de difusión dejan de ser efectivos en el aporte de nutrientes necesarios para 
mantener el crecimiento del mismo, provocando que los tumores empiecen a reclutar sus 
propios vasos sanguíneos. Este proceso de  angiogénesis patológica da lugar a vasos que son 
intrínsecamente distintos de los formados en procesos fisiológicos. Específicamente, la 
vasculatura en tumores es altamente permeable, frágil, anárquica y tortuosa comparada con la 
vasculatura de tejidos sanos. El creciente interés en estudiar los procesos angiogénicos en 
cáncer, ha dado lugar al desarrollo de técnicas de imagen que permitan investigar la estructura 
y funcionalidad de la microvasculatura en neoplasmas. Una de estas técnicas es la dinámica 
del realce de contraste por imagen de resonancia magnética (DCE-MRI, del inglés dynamic 
contrast enhanced-magnetic resonance imaging) (29). Consiste en la continua adquisición de 
imágenes antes, durante y después de la administración intravenosa de un agente de contraste 
de T1 -habitualmente un quelato o complejo de Gd- según atraviesa el nicho vascular del 
tumor. La imagen DCE, de manera análoga a la técnica bolus tracking, se basa en el efecto 
que el contrate provoca en la intensidad de los campos magnéticos locales a su paso por los 
capilares. En este caso, la técnica utiliza el hecho de que el AC altera la señal de RM por 
acortamiento de los valores de T1 de los protones de las moléculas de agua en su vecindad, 
afectando por tanto a los valores de relajación longitudinal. (R1=1/T1). La habilidad del 
medio de contraste para modificar R1 se denomina relajatividad (r1) y describe como la 
relajación varía en función de la concentración del AC (es función también de la intensidad de 
campo magnético). La transformación más comúnmente empleada entre R1 del tejido y 
concentración de contraste viene dada por la ecuación 6 
 
R1 = r1 [AC] + R10 [Ec. 6] 
 
donde R10 es el valor de R1 del tejido en ausencia de contraste, [AC] es la concentración de 
contraste en cada momento y r1 es la relajatividad específica del AC en el campo magnético 
utilizado. El contraste provoca un aumento de intensidad de señal en las imágenes T1W que 
está directamente relacionado con la acumulación del medio de contraste en el tejido. La 


















Figura 9. Curvas representativas de estudios DCE-MRI en tumores. El panel de la izquierda 
muestra tres hipotéticos comportamientos diferentes de la señal en función de las características 
tumorales: I, tumor semi-necrótico; II, tumor viable; III, tumor muy proliferativo. La gráfica del 
panel derecho muestra el comportamiento de un mismo tumor -glioma del alto grado en rata- es 
dos etapas consecutivas del desarrollo.  
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En teoría, una secuencia ideal de DCE debería generar imágenes con una elevada resolución 
espacial -de vóxeles isotrópicos- con alta relación señal a ruido y gran resolución temporal, 
esto es, imágenes que se adquieran lo suficientemente rápido como para mostrar los cambios 
rápidos e imperceptibles a nivel microvascular. En la práctica, tales secuencias ideales están 
por debajo de las actuales capacidades del hardware de los equipos, con lo que hay que 
adoptar una situación de compromiso entre todos estos factores. Esta técnica de imagen, 
permite la evaluación no invasiva en tumores de parámetros relativos la perfusión vascular y 
la permeabilidad, y se emplea tanto en investigaciones clínicas como pre-clínicas (30). La 
obtención de los diferentes parámetros que representan características de la microvasculatura 
del tumor como el flujo, volumen y tamaño vascular, la permeabilidad vascular medida por 
Ktrans, (constante de transferencia), o espacio extracelular-extravascular, requiere de 
sofisticados análisis y ajustes a complicados  modelos farmacocinéticos (31,32). No obstante, 
en función de la precisión de datos que se necesite, existen diferentes métodos de análisis de 
estudios DCE: cualitativos, semi-cuantitativos y cuantitativos. Al igual que las técnicas 
anteriormente mencionadas, la cuantificación absoluta de los parámetros de perfusión requiere 
de la medida de la entrada de sangre arterial en cada instante.  
 
Aplicaciones de la imagen potenciada en perfusión 
La imagen de perfusión por resonancia magnética tiene numerosas y amplias aplicaciones 
tanto en el campo clínico como en la investigación (20). Este tipo de adquisiciones presentan 
cada vez más excitantes posibilidades tanto para el estudio de la función cerebral normal 
como para la dañada. 
La imagen DSC es una técnica muy poderosa que proporciona una información única relativa 
a la hemodinámica cerebral. Se ha utilizado extensamente para la evaluación y gestión de 
tratamientos de pacientes con muy variadas patologías, e igualmente es una herramienta 
inestimable en estudios experimentales. Una de las principales aplicaciones de las imágenes 
obtenidas por técnicas de bolus tracking ha sido su utilización en el estudio de la isquemia 
cerebral, particularmente en el contexto de infartos agudos. El concepto de “discordancia 
difusión-perfusión” -área con valores anormales obtenidos por PWI pero con características 
de DWI aparentemente normales- ha recibido un enorme interés en los últimos 15 años. De 
hecho, la expansión de la lesión inicial detectada en imágenes de difusión se produce de 
manera que el área final infartada incluye áreas de tejido que se encontraban en esta zona de 
discordancia durante la fase hiperaguda del infarto. Estas regiones de discordancia se han 
observado no sólo durante las fases de infarto agudo, sino también en pacientes con 
hipoperfusión crónica. PWI tiene igualmente notable aplicaciones en la evaluación y 
validación de tratamientos de numerosas patologías como neurodegeneraciones, demencias, 
tumores, traumas cerebrales, lesiones gliales... así como en cualquier trastorno que implique 
alteraciones en el flujo vascular. 
La imagen de perfusión por ASL en principio tienes las mismas aplicaciones que la obtenida 
por técnicas de bolus tracking. Con esta técnica se ha estudiado de manera efectiva la 
isquemia y numerosas enfermedades cerebrovasculares, trastornos mentales, tumores, 
epilepsia, estudios farmacológicos, etc.  
Imagen de Difusión y Perfusión 
Página | 16	  
Por último, la técnica de imagen DCE se ha usado ampliamente para la caracterización de 
procesos malignos así como para la evolución del efecto de las diferentes terapias sobre los 
mismos, especialmente aquellas que tienen como diana los vasos sanguíneos de los tumores -
terapias antiangiogénicas (29). Además hay que tener en cuenta que no solo el análisis 
cuantitativo de este tipo de imágenes proporciona información válida en la evaluación 
patológica. Medidas descriptivas de los cambios de la intensidad de la señal constituyen la 
aplicación más sencilla de la DCE en la práctica clínica. Por ejemplo, tanto la forma de la 
curva de realce de intensidad como el pico máximo de la misma o el tiempo que se tarda en 
alcanzar este punto, pueden permitir distinguir de manera acertada entre lesiones benignas y 
tumores malignos de pecho, estratificar tumores de vejiga o detectar metástasis. Además de en 
procesos neoplásicos, la DCE tiene aplicaciones en estudios de isquemia, especialmente en 
miocardio, estudios de la función renal, identificación de placas arterioescleróticas, etc. En 
cualquier caso, los parámetros asociados a la intensidad de señal en estos estudios 
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